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1． 背景と目的 
 近年，医療現場において，内視鏡手術が普及してきてい
る．内視鏡手術とは，体に小さな穴を開け，その穴から内視
鏡や術具を挿入し，内視鏡の映像を見ながら鉗子などの術具
を操作して行う手術である．従来の開腹・開胸手術に比べて，
患者に対して負担が少ない，術後の傷が目立ちにくい，摘出
した部位の型崩れが少ないという利点がある．これらの利点
から，術後の整容性が求められる乳がんの摘出手術で用いら
れることが多くなってきている．しかし，内視鏡手術では，
体に開けた小さな穴に指を入れることができないため，開
腹・開胸手術で行われてきた触診での硬さによる正常な組織
とがんの判別が困難である．これにより，正常な組織を必要
以上に摘出してしまう問題がある．そこで，摘出する正常な
組織を最小限にするために，摘出する部位周辺の硬さを計測
できる硬さ計測デバイスが必要とされている(1)． 
 内視鏡手術のための硬さ計測デバイスとして，計測対象に
デバイスを押し付けた際に生じる力を計測し，硬さを計測す
る研究(2)がある．しかしこのデバイスは，デバイスに対し垂
直方向の力しか計測ができない．そのため，計測対象に対し
斜めに接触した場合，デバイスに生じるせん断方向の力を計
測することができず，誤差が増大し計測精度が低下するとい
う問題がある．斜めに接触した場合，垂直方向とせん断方向
の力を計測する必要があるが，小型で 3軸方向の力を計測可
能なセンサとして，ロボットハンドに用いる触覚センサ(3)が
ある．しかしこのセンサは，大きさが 15 × 15 mm2と，内視
鏡の直径に対し非常に大きいという問題がある．内視鏡の直
径は大きくても 5 mmであるので，この直径以下の大きさに
する必要がある． 
 そこで本研究では，斜めに接触しても硬さの計測が可能で，
デバイスの直径が 5 mm以下の硬さ計測デバイスの実現を目
的とする．本デバイスには，垂直方向と 2方向のせん断方向
の力を計測可能な小型 3軸力センサを用いる．計測した垂直
方向とせん断方向の力を合成することで，計測対象に斜めに
接触した時の硬さの計測を可能とする． 
 
2． 理論と設計 
2.1 硬さ計測デバイスの概略 
本研究で試作する硬さ計測デバイスの写真と概略図をそ
れぞれ Fig. 1，Fig. 2 に示す．硬さ計測デバイスは，それぞれ
硬さの異なるシリコーンゴムで形成された円柱型3軸力セン
サと円筒型 3 軸力センサから構成されている．それぞれの 3
軸力センサには，垂直方向に 1つ，せん断方向に 2つの力セ
ンサを配置し，3軸方向の力を計測可能な構造となっている．
垂直方向の力センサを Z軸力センサ，2つのせん断方向の力 
 
Fig. 1  Photograph of the device. 
 
 
Fig. 2  Schematic view of the device. 
 
 
Fig. 3  Schematic view of the force sensor. 
 
センサをそれぞれX，Y軸力センサとする．硬さ計測の際は，
このデバイスを計測対象に押し付け，各方向の力センサで力
を計測し，それらの力を合成することで硬さ計測を行う． 
2.2 力センサ 
 本研究で用いる力センサの概略図を Fig. 3に示す．力セン
サは，薄膜の金属抵抗体のひずみによる抵抗値の変化から，
力を検出するひずみゲージである．金属抵抗体による抵抗値
Rは式(1)で表される． 
bh
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R =                                       (1) 
ただし，は金属の電気抵抗率，l は線の長さ，b は線幅，h
は線の厚さとする．金属抵抗体に微小な変形が生じると，金
属抵抗体の長さと断面積が変化する．式(1)より，抵抗値が変
化するため，加えられた力を電気信号として出力することが 
 
Fig. 4  Principal of measuring elasticity. 
 
できる．従って，この力センサをシリコーンゴムに埋め込み，
電気信号を計測することで，加わった力を計測することがで
きる． 
2.3 硬さ計測の理論と方法 
2.3.1 硬さ計測の理論 
本研究で用いる硬さ計測デバイスを計測対象に押し付け
た時のモデルを Fig. 4に示す．なお，本研究では生体内組織
を一様な弾性体と仮定し，硬さをヤング率として数値化する．
計測対象のばね定数を k0，厚さを t，硬い方の 3 軸力センサ
のシリコーンゴムのばね定数を k1，柔らかい方のばね定数を
k2，デバイスの変位を x，その時の硬い方，柔らかい方それ
ぞれの 3軸力センサに働く力を F1，F2とおく．フックの法則
より， 
xkF 011 =                                      (2) 
xkF 022 =                                      (3) 
となる．ただし，k01，k02 はそれぞれ，計測対象と硬い方の
ばねの合成ばね定数，計測対象と柔らかい方のばねの合成ば
ね定数である．この合成ばね定数は式(4)，式(5)で表される． 
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式(2)から式(5)を用いて，計測対象のばね定数 k0 について
整理すると，式(6)となる． 
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 そして，計測対象とデバイスの接触する面積を Aとすると，
算出した k0は式(7)により，計測対象のヤング率 E に変換さ
れる． 
A
t
kE 0=                                      (7) 
2.3.2 デバイスが傾いた時の硬さ計測の方法 
 硬さ計測デバイスが，計測対象に対し角度 θだけ傾いた状
態で押し付けられた時の概略図を Fig. 5 に示す．デバイスが
計測対象に対し傾いて押し付けられた場合，Fig. 5に示した
方向に力 F1が生じる．この力 F1は，デバイスの垂直方向の
力成分 FZだけではなく，せん断方向の力成分 FXも含む．従
って，力成分 FZと FXをそれぞれ Z，X 軸力センサで計測す
る．そして，式(8)により力成分 FZと FXを合成し，力 F1を 
 
Fig. 5  Method of measuring elasticity. 
 
算出する． 
22
1 += XZ FFF                                  (8) 
同様にして，デバイスに加わる力 F2 も計測を行い，式(6)
に代入し，ヤング率へ変換することで傾いた場合でも計測対
象の硬さを計測する． 
 
3． 試作 
3.1 力センサの試作 
本研究では，銅層とポリイミド層の 2層から成るフレキシ
ブル基板を用い力センサを試作した．銅層とポリイミド層の
厚さはそれぞれ 8.7 μm，38 μmである．まず，この 2層のフ
レキシブル基板をエッチングし，銅層を溶かして配線部を形
成した．そこに，厚さ 48 nmの薄い銅を蒸着し，エッチング
を行い金属抵抗体を形成することで，力センサを試作した．
試作した力センサがひずむことができるように，基板に切り
込みを入れた．せん断方向の力センサは，Fig. 3の点線部を
折り上げることで直立させて用いる． 
3.2 硬さ計測デバイスの試作 
 試作した力センサをシリコーンゴム内に配置し，円柱型 3
軸力センサと円筒型 3軸力センサを試作した．円柱型 3軸力
センサは，直径 2 mm，高さ 5 mm，シリコーンゴムのヤング
率は 392 kPa，Z，X，Y軸力センサの抵抗値はそれぞれ 10.5 Ω，
9.87 Ω，12.3 Ωである．円筒型 3軸力センサは，外径 5 mm，
内径 3 mm，高さ 3 mm，ヤング率は 128 kPa，Z，X，Y軸力
センサの抵抗値はそれぞれ 14.3 Ω，12.7 Ω，19.1 Ωである．
デバイスの直径となる円筒の外径を 5 mmとしたのは，直径
5 mmの内視鏡に搭載できる大きさにするためである．円柱
の直径を 2 mm，円筒の内径を 3 mmとし，円柱と円筒の内
径に 0.5 mmの隙間を設けた．これは，せん断方向の力をデ
バイスが受けた時，センサがせん断方向に変形し，接触して
互いに干渉しないようにするためである．また，それぞれの
3軸力センサのヤング率を 392 kPa，128 kPaとし，本研究で
対象としている乳がんのヤング率 362 kPaと乳腺組織，脂肪
のヤング率 144 kPa，21.3 kPaに近づけた．これは，センサの
ヤング率を計測対象と近い値にすることでより高精度な硬
さ計測が可能という報告があり(4)，そうすることで精度よく
計測するためである． 
そして，試作した円柱型と円筒型 3軸力センサをそれぞれ
組み合わせることで硬さ計測デバイスとした．それぞれの 3
軸力センサの下部にはアクリル板を用い隙間を設けた．これ
により，センサのシリコーンゴムはアクリル板の土台に変形
を阻害されず，感度が低下するのを抑えることができる． 
 
4． 実験 
4.1 基礎特性実験 
4.1.1 円柱型 3軸力センサの基礎特性 
試作した円柱型 3軸力センサの基礎特性実験を行う．セン
サに対して垂直方向とせん断方向に力を加え，各軸の力セン
サの出力電圧を計測した．垂直方向に加える力は，0.5 N 刻
みで 0～5.0 Nまで行った．医療現場での触診を行う力は 3 N
前後であり，実際には 3 N以上になる場合もあると考えたた
め，力の最大値を 5.0 Nとした．また，せん断方向に加える
力は，0.05 N刻みで 0～0.50 N まで行った．医療現場で内視
鏡を操作した時に生じる角度の誤差は 5 度であり，3 Nで押
し付けた際のせん断方向の力を計算すると 0.26 Nになる．実
際には 0.26 N以上になる場合もあると考えたため，力の最大
値を 0.50 Nとした． 
実験結果を Fig. 6 に示す．Fig. 6 より，各力センサの出力
電圧は，加えられた力に対し線形に増加していることが分か
る．そのため，最小二乗法を用いて出力電圧からセンサに加
わった力に変換する式を求めた．Z，X，Y軸に加わった力を
それぞれ FZ，FX，FY，出力電圧をそれぞれ VZ，VX，VYとお
くと，以下のようになった． 
FZ = 1.38 × VZ                                 (9) 
FX = 0.175 × VX                               (10) 
FY = 0.135 × VY                               (11) 
4.1.2 円筒型 3軸力センサの基礎特性 
試作した円筒型 3軸力センサの基礎特性実験を行う．フォ
ースゲージを用いて，センサに対して垂直方向とせん断方向
に力を加え，各軸の力センサの出力電圧を計測した．垂直方
向に加える力は，0.5 N刻みで 0～5.0 Nまで，せん断方向に
加える力は，0.05 N刻みで 0～0.50 Nまで行った． 
実験結果を Fig. 7 に示す．Fig. 7より，各力センサの出力
電圧は，加えられた力に対し線形に増加していることが分か
る．そのため，最小二乗法を用いて出力電圧からセンサに加
わった力に変換する式を求めた．Z，X，Y軸に加わった力を
それぞれ FZ，FX，FY，出力電圧をそれぞれ VZ，VX，VYとお
くと，以下のようになった． 
FZ = 1.22 × VZ                               (12) 
FX = 0.175 × VX                               (13) 
FY = 0.083 × VY                               (14) 
4.2 計測対象に対し垂直に押し付けた時の硬さ計測 
試作したデバイスを用いて硬さ計測実験を行った．実験方
法を Fig. 8に示す．デバイスをフォースゲージの先端に付け，
Z 軸可動ステージを用いて計測対象に押し付け，計測を行っ
た．計測対象に押し付ける力は 3 N，角度 θは 0度とし，1 つ
の計測対象に対し 3回計測を行い，その平均値を計測結果と 
 
Fig. 6  Basic property of the column-shaped triaxial force sensor. 
 
 
Fig. 7  Basic property of the cylinder-shaped triaxial force sensor. 
 
 
Fig. 8  Schematic view of experiment. 
 
 
Fig. 9  Measurement results of Young’s modulus. 
 
した．計測対象には，乳房の主な構成組織であり，乳がんが
できやすいとされる脂肪と乳腺組織，そして，乳がんのヤン
グ率を模したシリコーンゴムを用いた．それぞれのシリコー
ンゴムを計測対象 1，2，3，4，5，6，7とした．ヤング率は
それぞれ 45.7 kPa，53.3 kPa，91.4 kPa，160 kPa，271 kPa，284 
kPa，351 kPaである． 
計測結果を Fig. 9 に示す．図中の数値は計測対象の理論値
と実測値の誤差である．Fig. 9より，硬さ計測結果は，計測
対象 1，2，3，4，5，6，7でそれぞれ 52.4±6.75 kPa，42.2±11.1 
kPa，86.3±5.15 kPa，152±8.66 kPa，268±3.42 kPa，282±2.58 kPa，
374±23.9 kPaとなった．Fig. 9より，計測対象 1，2のように
ヤング率が低いと，誤差が大きくなる傾向があることが分か
る．これは，計測対象のヤング率に対してデバイスのヤング
率が高く，計測対象に接触してもデバイスのシリコーンゴム
があまり変形せず，出力が小さいためだと考えられる．計測
対象 3，4，5，6，7において，誤差は約±6 %であった．これ
らの計測結果から，デバイスに対して計測対象のヤング率が
低い時は約 40 kPa，高い時は約 20 kPaの硬さの識別が可能だ
と考えられる．そのため，本研究で計測対象としている脂肪，
乳腺組織，そして，乳がんの硬さの識別は可能だといえる． 
4.3 押し付ける力を変化させた時の硬さ計測 
試作したデバイスを用いて，計測対象に押し付ける力を変
化させ硬さ計測実験を行った．式(6)より，試作したデバイス
は，力 F1と F2の比から硬さを算出しているので，押し付け
る力に依らずに計測が可能である．実験方法は，Fig. 8に示
した方法である．角度 θは 0度とし，計測対象に押し付ける
力を 2，3，4 Nと変化させ，1つの計測対象に対し 3回計測
を行い，その平均値を計測結果とした．計測対象は，脂肪，
乳腺組織，そして，乳がんを模した計測対象 1，4，7で，ヤ
ング率はそれぞれ 45.7 kPa，160 kPa，351 kPaである． 
計測結果を Fig. 10 に示す．図中の数値は計測対象の理論
値と実測値の誤差である．Fig. 10 より，押し付ける力 2，3，
4 Nの時，計測対象 1，4，7に対する理論値と実測値との誤
差はそれぞれ+12.0～+16.0 %，-5.34～-4.89 %，+5.79～+6.81 %，
となっている．これより，計測対象に押し付ける力が多少変
化しても問題なく計測できると考えられる． 
4.4 計測対象に対し斜めに押し付けた時の硬さ計測 
試作したデバイスを用いて，計測対象に対し斜めに押し付
けた時の硬さ計測実験を行った．実験方法は，Fig. 8に示し
た方法である．計測対象に押し付ける力は 3 N，X 軸に対し
角度 θを 0，5，10，15度と変化させ，1つの計測対象に対し
3回計測を行い，その平均値を計測結果とした．計測対象は，
脂肪，乳腺組織，そして，乳がんを模した計測対象 1，4，7
で，ヤング率はそれぞれ 45.7 kPa，160 kPa，351 kPaである． 
計測結果を Fig. 11 に示す．図中の数値は計測対象の理論値
と実測値の誤差である．Fig. 11 より，角度 θが 0～10度の間
は，計測対象 1，4，7に対する理論値と実測値との誤差はそ
れぞれ-29.5～+14.7 %，-16.4～-5.17 %，-8.64～+6.81 %，とな
っている．しかし，15度になると，誤差はそれぞれ-42.9 %，
-29.7 %，-20.2 %と角度が小さい時と比較すると大幅に増加
した．これは，角度 θが大きいために，デバイスの円柱型 3
軸力センサのみが計測対象と接触し，円柱型 3軸力センサは
接触しにくかったことにより加わる力を正確に計測できな
くなったためだと考えられる． 
Fig. 11 から，角度 θが 0～10度の間では，これらの誤差を
最大で含んだとしても計測結果は互いの誤差に含まれるこ
とはないので，硬さの識別は可能だと考えられる．しかし，
15度の時は，これらの誤差を含むと計測結果が互いの誤差に
含まれてしまう可能性があり，硬さの識別が困難になると考
えられる．これより，試作したデバイスは角度 θが 0～10度
の間では，硬さの識別が可能であると考えられる．内視鏡を
操作した時に生じる角度の誤差は 5 度であるので，デバイス
の角度における計測可能な範囲は妥当であるといえる． 
 
Fig. 10  Measurement results of Young’s modulus 
 in the difference in applied force. 
 
Fig. 11  Measurement results of Young’s modulus  
in the difference in angle of θ. 
 
5． 結論 
本研究では，垂直方向の力だけではなくせん断方向の力も
計測可能で，デバイスの直径 5 mm，高さ 3 mmの硬さ計測
デバイスの試作を行った．実験より，デバイスに対して計測
対象のヤング率が低い時は約 40 kPa，高い時は約 20 kPaの硬
さの識別が可能だと分かった．また，計測対象に対しデバイ
スを角度 10 度以下で斜めに押し当てた時，理論値と実測値
の誤差はそれぞれ-29.5～+14.7 %，-16.4～-5.17 %，-8.64～
+6.81 %となった．これらより，本研究で試作した硬さ計測
デバイスは内視鏡手術における硬さ計測で有用であること
が示された． 
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